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Tato bakalářská práce navazuje na mou semestrální práci, poskytuje tedy 
popis problematiky zobrazovacího systému optické koherentní tomografie z hlediska 
stručného historického vývoje, konstrukčních částí a variant. Předchozí práce je 
doplněna o detailnější popis akvizice dat a především zpracování signálu. Uvádím 
také příklady klinického či výzkumného pouţití této technologie, zároveň se však 
snaţím objektivně poukazovat na její přednosti i nedostatky.  
Kapitola, která se věnuje popisu praktického měření, vysvětluje zvolený 
postup získávání dat a objasňuje jejich následné zpracování. Na konci práce jsou 
shrnuty dosaţené výsledky, včetně úvah o moţných chybách v průběhu měření.    
 
Annotation 
This bachelor thesis builds on my semestral work, thus provides a description 
of the problem of optical coherence tomography imaging system in terms of a 
brief historical development, structural parts and modifications. Previous work 
is supplemented by a more detailed description of data acquisition and especially 
signal processing. I present examples of the clinical and research application of this 
technology, and try to objectively refer to its advantages and disadvantages.  
Chapter dedicated to the description of a practical measurement 
explains selected data collection procedure and clarifies their following processing. At 
the end of the work are summarized the results achieved, including the 
considerations of potential errors during the measurement. 
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Úvod 
Prvním úkolem této práce je prostudovat a popsat princip akvizice dat u OCT. 
Je třeba osvětlit princip tohoto zařízení s ohledem na více moţností z hlediska 
jednotlivých komponent, kdy např. mohou být pouţity různé zdroje emitovaného  
záření nebo jiné detekční algoritmy. Také je nutno zdůraznit spektrum vyuţití této 
technologie v lékařství a její předpokládaný vývoj.  
V druhé fázi práce je úkolem navrhnout metodu pro ověření přítomnosti 
zkreslení a jeho vyhodnocení. K tomu poslouţí data získaná jiţ dříve v průběhu 
semestrálního projektu, u kterého probíhalo měření na zapůjčeném fantomu 
vyrobeném speciálně pro měření odezvy OCT. Získané snímky budou načteny do 
programu MATLAB a následně upraveny pro změření velikosti částice vhodným 
algoritmem.  
Po dohodě s vedoucím práce bylo stanoveno, ţe pro zjištění případných 
nelinearit v procesu zobrazení bude vhodné provést pouze manuální nastavení 
posuvného odměřovacího systému školního OCT. Obdobný postup by totiţ byl 
uplatněn i při automatické akvizici, a pouze při ručním nastavení je zajištěna kontrola 
a přehled, zda byla uloţena data vhodná právě pro můj způsob měření. Úspěšné 
provedení odhadu prostorově variabilní PSF z proměřované částice v různých 
pozicích by mělo prokázat, zda při zobrazování docházelo k nelinearitám či nikoliv. 
Zároveň bylo dohodnuto, ţe programové zpracování bude provedeno primárně pro 
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1. Historie 
V roce 1886 byla pořízena první fotografie očního pozadí lidského oka, avšak 
aţ v roce 1926 nastoupila na trh první komerčně vyráběná fundus kamera.  
U OCT se dnes jiţ vyuţívá zabudovaná CCD kamera, přičemţ její citlivost výrazně 
ovlivňuje kvalitu získaných snímků. Při dosaţení vysokého rozlišení je moţno 
zobrazit jednotlivá nervová vlákna, coţ je např. pro diagnostiku glaukomu obzvláště 
důleţité. [3] 
První měření podobné OCT bylo demonstrováno v polovině 80. let. Jednalo se 
o jednorozměrné axiální vyhodnocení, podobné A-skenu u ultrazvuku. Dvourozměrný 
obraz byl pomocí OCT pořízen poprvé v roce 1991, kdy byl princip jiţ podobný, jako 
je tomu u ultrazvukových B-skenů. První vyšetření in vivo bylo provedeno v roce 
1993, kdy byla skenována lidská sítnice. Do běţné klinické praxe se OCT přístroje 
začaly pozvolna zavádět aţ kolem roku 1995. První komerčně dodávaný OCT přístroj 
byl představen v roce 1996 od firmy Zeiss. Tento přístroj dosahoval rychlosti 
skenování 100 axiálních A-skenů/s při dosaţitelném axiálním rozlišení 10 µm.  
O druhé generaci tohoto přístroje (OCT2), která měla výrazně usnadněnou ergonomii 
ovládání, se začalo mluvit v roce 2000. Avšak teprve aţ s příchodem třetí generace 
v roce 2002 (Zeiss Stratus OCT, 400 A-skenů/s při 9 µm) začala být tato zobrazovací 
metoda pozvolna uznávána ze strany lékařů a více zaváděna do klinické praxe. [1], 
[4] 
Vývoj OCT od výzkumu k širšímu zavádění do klinické praxe tedy trval 
přibliţně jedno desetiletí.  
V roce 2008 působilo ve světě 6 společností, které komerčně vyráběli 
technologii OCT pro oční diagnostiku. Rozmach této technologie byl zapříčiněn mimo 
jiné jiţ standardním provedením detekce ve spektrální oblasti a tedy moţností 
vysokorychlostního zobrazení.  
Díky širokopásmovým technologiím je nyní moţno dosáhnout axiálního 
rozlišení řádově několik mikrometrů. Zobrazení s vysokým rozlišením lze dosáhnout 
také díky pouţití různých vlnových délek. Rychlé akvizice dat (25 000 aţ 50 000  
A-skenů/s), lze dnes běţně dosáhnout díky Fourierově detekčnímu algoritmu ve 
spektrální oblasti a technologii CCD kamer. Mezi další milníky můţeme zařadit např. 
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rychlejší objemové zobrazení díky zdroji světla s měnitelným spektrem (swept-source 
OCT) a Fourierově detekčnímu algoritmu (detekce ve spektrální oblasti). Značná 
vylepšení transverzálního rozlišení také v nedávné době umoţnilo propojení 
s některými (v této oblasti dříve nevyuţívanými) technologiemi, např. s adaptivní 
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2. Využití OCT 
2.1 Oční lékařství 
Jiţ od pradávna bylo oční lékařství předurčeno k nejvíce pouţitelnému odvětví 
medicíny pro aplikaci nových technologií z oblasti optiky. Lidské oko je v podstatě 
průsvitné, a pokud skrze něj prochází světlo tak dochází k minimálnímu rozptylu 
světla stejně tak jako minimálnímu optickému útlumu. Světlo tedy velice snadno 
prochází skrze jednotlivé části tohoto orgánu, dokud nedopadne na sítnici. Z toho je 
patrné, ţe OCT má velký potenciál pro vyuţití k diagnózám v oftalmologii. Proto také 
v tomto odvětví dochází k největšímu rozvoji OCT zařízení. Pro pacienta představuje 
mnohdy značný komfort také bezkontaktnost tohoto vyšetření. V očním lékařství 
vyuţívaná elektroretinografie je např. náchylná na různé zdroje elektrického rušení, 
navíc je toto vyšetření na rozdíl od OCT kontaktní. Jelikoţ je OCT senzitivní 
teoreticky na jakýkoliv proces, který způsobuje změnu odrazivosti nebo rozptylu 
světla, existují různé modifikace, které se snaţí tuto vlastnost vyuţít. [1] 
2.1.1 Vyšetření glaukomu 
Pro vyšetření glaukomu je OCT velmi vhodná zobrazovací metoda, jelikoţ má 
dobrou citlivost a je schopna změřit mnohé, pro diagnostiku glaukomu důleţité prvky 
(např. tloušťka rohovky, hloubka přední komory, komorový úhel nebo Schlemmův 
kanál). U pacientů s glaukomem je ţádoucí provádět pravidelná vyšetření  
a sledovat případný postup nemoci, i z toho hlediska je pro pacienta velkým 
přínosem bezkontaktnost a snadná proveditelnost OCT vyšetření. [3] 
2.2 UHR OCT u zvířecích modelů 
Vysoká úroveň rozlišení při zobrazení struktur uvnitř sítnice předurčuje UHR 
OCT (tj. OCT s vysokým rozlišením) také k pouţití u studií na laboratorních zvířatech 
pro zkoumání patologií sítnice a dalších postiţení oka. Při výzkumu některých 
onemocnění sítnice (diabetická retinopatie, glaukom, myopie, věkem podmíněná 
makulární degenerace,…) se mnohdy pouţívají právě zvířecí modely, nejčastěji 
potkan a opice. Vzhledem k neinvazivnímu charakteru vyšetření pomocí OCT je 
moţno provádět dlouhodobou studii s opakujícím se měřením na jednom a tom 
samém zvířeti za účelem pozorování průběhu nemoci. Tam, kde je často prováděna 
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histologie a následná eutanazie zvířat, se nabízí vyuţít optickou biopsii pomocí OCT 
a výrazně tak sníţit počet zvířat potřebných k provedení studie. 
2.3 ISAM 
ISAM (Interferometric Synthetic Aperture Microscopy), tedy interferometrická 
mikroskopie s umělou aperturou, představuje optickou zobrazovací metodu 
zaloţenou na OCT. V současnosti probíhá snaha o vyzkoušení této metody k detekci 
rakoviny u různých druhů tkání. Stejně jako OCT je i ISAM zaloţeno na měření 
interference rozptýleného světla a pouţití širokopásmového zdroje. V principu je tedy 
porovnáván rozptyl světla poté, co paprsek projde zobrazovaným předmětem. ISAM 
se snaţí doplnit technologii OCT o moţnost většího doplnění dat o světlu z oblasti za 
ohniskovou vzdáleností formou dodatečného zaostřování různými výpočetními 
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3. Obecný princip  
OCT řadíme k neinvazivním vyšetřovacím metodám, přičemţ např. k získání 
obrazu struktury sítnice doposud neexistuje vhodnější neinvazivní metoda. Je nám 
tak umoţněno zobrazení morfologie určitých orgánů nebo tkání, ať uţ ve 2D nebo 3D 
zobrazení (záleţí na typu přístroje). Na rozdíl od některých jiných vyšetření oka 
s nutností aplikovat lokální anestetikum, standardní vyšetření OCT můţe kromě 
lékaře provádět i příslušný optometrista. [3], [4] 
Jak uţ název napovídá (tomografie – systém pro zobrazení částí lidského těla 
v řezech), s pomocí OCT jsme schopni provést v reálném čase tomografické 
vyšetření vhodné tkáně nebo orgánu (nejčastěji však sítnice). Princip OCT spočívá 
ve vyhodnocování doby odrazu a amplitudy rozptýleného světla s vyuţitím 
nízkokoherenční interferometrie. 
Při zobrazování morfologie orgánů a tkání rozlišujeme u zobrazovacích 
přístrojů důleţité parametry: axiální rozlišení (hloubkové), transverzální rozlišení 
(příčné), dobu akvizice dat, detekční citlivost, hloubku průniku (zobrazení) do tkáně,  
kontrast obrazu a rychlost skenování. U zobrazovacích systémů v oftalmologii je 
věnována často pozornost axiálnímu rozlišení, vzhledem k vrstevnaté stavbě sítnice. 
Pokud je dosaţeno vysokého axiálního rozlišení, můţeme pak detailně pozorovat 
morfologii konkrétní vrstvy sítnice. S vyuţitím adaptivní optiky je moţno dosáhnout 
takového transverzálního rozlišení, ţe lze dosáhnout zobrazování aţ na buněčné 
úrovni. Doba akvizice dat limituje počet snímků, které lze získat. Citlivost detektoru 
do jisté míry ovlivňuje rychlost zobrazení, proto je důleţitá vzhledem k limitům 
kladeným na mnoţství dopadajícího elektromagnetického záření na sítnici. Hloubka 
zobrazení je určena především interakcemi mezi světlem a specifickými vnitřními 
nebo vnějšími chromofory a optickými vlastnostmi tkáně. Obecně hloubka průniku 
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Základem klasického OCT je zařízení obsahující zdroj infračerveného záření  
a videokameru na toto záření citlivou, interferometr a monitory. Snímanou část oka 
pak můţeme v reálném čase sledovat v černobílém zobrazení na monitorech, kde 
se zároveň při vhodném vybavení zobrazují i počítačem sestrojené tomoroviny 
s barevným zobrazením, přičemţ zabarvení červenou a bílou barvou reprezentuje 
tkáně s maximální reflektivitou (např. nervová vlákna, retinální pigmentový epitel) 
zatímco zabarvení barvou modrou a černou reprezentuje tkáně s minimální 
reflektivitou. Tkáně se střední nebo sníţenou reflektivitou jsou zobrazeny nejčastěji 
ţlutě nebo zeleně (např. neurosenzorická sítnice), názorné zobrazení barevného 
snímku je vidět na obr. 1. [3] 
 
 Obr. 1: Barevný snímek z OCT, zobrazující různé tkáně dle jejich reflektivity   
OCT tedy vyuţívá elektromagnetické záření v rozmezí určitých vlnových délek, 
standardně v oblasti infračerveného spektra. Při průniku tkáněmi je infračervené 
záření odráţeno s různou intenzitou pro kaţdý typ tkáně. Zdrojem potřebného 
elektromagnetického záření můţe být např. superluminiscenční dioda (SLD) nebo 
vhodný typ laseru.  K měření vzdálenosti interferenčních prouţků se pouţívá často 
Michelsonův interferometr (obr. 2), a to z důvodu zjištění fázového posunu mezi 
vyslanou a přijatou vlnou. Měření vzdáleností interferenčních prouţků je důleţitou 
součástí, jelikoţ kvůli vysoké rychlosti světla není moţno měřit přímo čas odraţení 
vlny. [3] 
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Obr. 2: Nákres principu Michelsonova interferometru. 
 V celém přístroji pak figuruje také konfokální optika a především počítač pro 
počítání viditelnosti interference vzhledem k posuvu zrcadla, jehoţ případné posunutí 
je rovněţ řízeno počítačem, který následně také vypočítává tloušťky jednotlivých 
vrstev. [4] 
Interference měřicího a referenčního paprsku nastane pod podmínkou, ţe 
optické dráhy těchto paprsků nejsou rozdílné více, neţ je koherentní délka pouţitého 
světla. K dosaţení vysoké hloubkové rozlišovací schopnosti je proto nutno pouţít 
nízkokoherentní zdroj světla. Difrakce světla pak limituje rozlišovací schopnost 
v podélném směru. [4] 
Pokud by byl světelný paprsek ideálně koherentní, všechny fotony by měly 
stejnou frekvenci a fázi. V případě dvou světelných paprsků u Michelsonova 
interferometru (polarizovaný referenční paprsek a meřicí svazek paprsků) platí pro 
výslednou intenzitu elektrického pole součet dílčích intenzit obou paprsků, tedy: 
        (1) 
Fázový rozdíl paprsků je moţno vytvořit rozdílem vzdáleností zrcátek v měřicím  
a referenčním rameni interferometru. Zpětnou Fourierovou transformací spektrálního 
sloţení světelného zdroje pak lze získat interferenční sloţku světelné intenzity 
zjištěnou detektorem. Zobrazování pomocí OCT je tedy v principu podobné 
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sonografii, nicméně u OCT je měření aţ desetinásobně přesnější díky mnohem větší 
rychlosti světla oproti zvuku a také díky pouţití elektromagnetického vlnění o vlnové 
délce v oblasti infračerveného spektra. [3] 
Od klasické mikroskopie se OCT liší tím, ţe axiální rozlišení je určeno 
především šířkou pásma světelného (nízkokoherentního) zdroje. Komerčně vyráběné 
OCT se standardním rozlišením jsou vybaveny zdrojem světla často ve formě SLD, 
kde dochází k emitování světla o vlnové délce 830 nm s šířkou pásma 20 aţ 30 nm. 
Takový systém je při zobrazení sítnice schopen dosáhnout axiálního rozlišení kolem 
10 µm. [1] 
Při klinickém zobrazování sítnice mohou výsledné rozlišení ovlivnit i aspekty 
jako např. absorpce a rozptyl světla, pohybové artefakty, tkáňový kontrast apod. 
Kalibrace přístroje se dnes dělá v podstatě pouze skrze zobrazení předmětu  
o předem známé velikosti. Je na místě zmínit i fakt, ţe přestoţe je OCT schopno 
dosáhnout vysokého rozlišení, nemusí korektně zobrazit poţadovanou tkáň, pokud 
není dosaţeno dostatečného kontrastu. Zvláště z důvodu nedostatečného kontrastu 
je často velice obtíţné optickou koherentní tomografií zobrazit vnitřní vrstvy cévnatky, 
která je uloţena aţ za sítnicí. Zároveň šířka pásma emitovaného světla ovlivňuje 
velikost spektrálního šumu v obrazu a axiální rozlišení. Oproti ultrazvuku dosahuje 
OCT vyšší rozlišovací schopnosti, avšak za cenu zpravidla niţší hloubky průniku. [1], 
[2], [7] 
2.1 Volba vlnové délky 
Komerčně dodávané lékařské OCT pro zobrazení sítnice běţně pracují 
s vlnovými délkami kolem 800 nm, vzhledem k tomu ţe světlo o této vlnové délce 
produkuje většina pouţívaných zdrojů světla u tohoto zobrazovacího systému. 
Mnohé výzkumné UHR OCT systémy emitovaly světlo v rozsahu vlnových délek 650 
aţ 950 nm díky zdroji světla ve formě femtosekundového laseru. Vlnová délka 800 
nm sice dostačuje k zobrazení většiny vrstev uvnitř sítnice, nicméně má omezenou 
průraznost za pigmentový epitel v sítnici a nedostačuje ke kvalitnímu zobrazení 
cévnatky. Hlavním chromoforem v pigmentovém epitelu sítnice je melanin, který 
způsobuje velký rozptyl a absorpci. Právě melanin výrazně znesnadňuje průnik světla 
za pigmentový epitel sítnice. Je však známo, ţe optické vlastnosti melaninu jsou 
výrazně závislé na pouţité vlnové délce procházejícího světla. Optická absorpce  
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a rozptyl melaninu se sniţují pro delší vlnové délky. Kvalita zobrazení OCT můţe být 
také dosti ovlivněna případnou patologickou neprůsvitností nebo rozptylem, např.  
u oka postiţeného šedým zákalem. Při zobrazení běţným OCT dochází často 
k útlumu měřicího paprsku, pokud pacient trpí šedým zákalem. Rozptyl způsobený 
šedým zákalem je nicméně závislý opět na vlnové délce procházejícího světla, kdy je 
charakteristický menší rozptyl pro delší vlnové délky. Pro zobrazení sítnice je za 
potřebí průniku paprsku skrze rohovku, čočku a sklivec, zároveň je však nutno 
detekovat zpětně odraţené, případně rozptýlené světlo. Místa s vyšší absorpcí tak 
velmi omezují výběr vlnových délek pouţitelných pro zobrazení sítnice. Pro vodu (ze 
které je lidské oko převáţně sloţené) má absorpční spektrum dvě oblasti s nízkou 
absorpcí, a sice oblast od viditelného světla a okraji infračerveného do 950 nm a pak 
v relativně úzkém pásmu 1000-1100 nm, přičemţ mezi těmito místy je absorpční pík 
na 970 nm, kde je absorpce naopak vysoká. Bylo předvedeno zobrazení OCT 
s pouţitím vlnové délky 1050 nm, kde bylo dosaţeno průniku hlouběji do tkáně neţ  
u klasických OCT vyuţívajících 800 nm. S pomocí vlnové délky 1050 nm bylo také 
umoţněno zobrazení struktur za pigmentovým epitelem sítnice a vymezení struktury 
cévnatky. To je důleţitý poznatek, protoţe pokud dokáţeme zobrazit struktury za 
pigmentovým epitelem sítnice tak bude snazší včas diagnostikovat některé další 
poruchy sítnice, jako je např. věkem podmíněná makulární degenerace, u které je 
vysoká pravděpodobnost výskytu právě na rozhraní pigmentového epitelu sítnice  
a cévnatky. Nedávné studie prozkoumaly moţnosti 3D OCT (detekce ve spektrální 
oblasti, axiální rozlišení 7 µm, 15 000 A-skenů/s) pracující na vlnové délce 1050nm. 
Zobrazení o této vlnové délce vyţadovalo pouţití některých novějších technologií, 
jako např. superluminiscenčního zdroje světla (pracujícího na vlnové délce 1045nm 
s šířkou pásma 70nm), vysokorychlostního spektrometru vyuţívajícího řadové pole 
kamer ze sloučenin india, gallia a arsenu (standardní CCD kamery zaloţené na bázi 
křemíku a vyuţívané při detekci vlnových délek 800 nm jsou sice rychlejší, avšak 
nejsou jiţ tolik citlivé na vlnové délky přesahující 1000 nm). [1] 
Obecně vlnová délka 800 nm poskytuje dostatečně silný signál pro 3D OCT 
zobrazení, nicméně v případě pouţití 1050 nm bude zobrazení struktury sítnice 
detailnější (výhodné např. pro snadnější pozorování záhybů na povrchu sítnice) při 
současném zachování dobrého zobrazení struktur uloţených hlouběji uvnitř sítnice. 
Lepší zobrazení u pacientů s šedým zákalem a moţnost zobrazení morfologie cév 
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uvnitř cévnatky předurčuje vlnovou délku 1050 nm k zařazení do klinické praxe. 
Faktem také je, ţe delší vlnové délky nestimulují sítnici, takţe jsou vhodné pro 
zkoumání efektů stimulace sítnice kratšími vlnovými délkami (např. v oblasti 
viditelného spektra). [1] 
2.2 Zpracování signálu 
Aby bylo umoţněno z odraţeného záření získat uţitečné informace, je potřeba 
pouţít vhodný detektor na toto záření citlivý. Detektor pak umoţňuje přijatý signál 
převést na signál snáze přístupný pro pozdější zpracování a úpravy, v případě OCT 
tedy signál elektrický. Pro další zpracování a úpravy signálu se vyuţívá číslicových 
systémů, coţ znamená nutnost zajištění převodu získaného analogového signálu na 
signál diskrétní, resp. číslicový. U analogového signálu se jedná o signál se spojitým 
časem, kdy hodnoty signálu jsou vyjádřeny spojitě (např. elektrickým napětím nebo 
proudem). Oproti tomu signál diskrétní je signál s diskrétním časem, který vnikl 
nejčastěji navzorkováním původního analogového signálu. Pokud jsou hodnoty 
vzorků diskrétního signálu vyjádřeny číselně, jedná se o signál číslicový, pro který je 
charakteristická určitá úroveň kvantovacího šumu vzniklého kvůli zaokrouhlování 
hodnot číslicového signálu na omezenou přesnost. Pokud bychom uvaţovali ideální 
případ nekonečného počtu krátkých vzorků, tak by v časových okamţicích tyto 
vzorky nabývali hodnot f(n), přičemţ platí 
   ,      (2) 
přičemţ vzorky signálu jsou vzdálené o vzorkovací periodu T (pokud bylo 
vzorkování rovnoměrné). V takovém případě pak lze vyjádřit úhlovou vzorkovací 
frekvenci ωv jako 
      .      (3) 
V praxi však mají vzorky vţdy časově omezené trvání. [8] 
Aplikováním Fourierovy transformace na analogový signál lze získat spektrum 
signálu, přičemţ Fourierova transformace je zde komplexní funkcí frekvence omega: 
      (4) 
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Vzorkovaný signál má pak spektrum, které je sloţeno z replik spektra 
původního signálu, avšak na frekvenční ose vzdálených mezi sebou vzdáleností 
danou vzorkovacím kmitočtem, díky čemuţ je spektrum periodické. Pokud však není 
vzorkovací frekvence dostatečně vysoká, můţe dojít k prolínání jednotlivých replik 
spektra (aliasing), coţ by mělo za následek pouze částečné zachování informace 
nesené signálem a tím pádem i nemoţnost korektně obnovit původní analogový 
signál. Proto je nutno při vzorkování signálu brát v potaz vzorkovací (Nyquistův) 
teorém: 
        (5) 
Vzorkovací frekvence tedy musí být vetší neţ je dvojnásobek nejvyšší 
frekvence v původním signálu, který chceme navzorkovat. Pro splnění vzorkovacího 
teorému však musí být tato podmínka doplněna o další, a sice analogový signál, 
který budeme vzorkovat, musí mít frekvenčně omezené spektrum. [8] 
V případě nemoţnosti pouţití dostatečně vysoké vzorkovací frekvence (např. 
kvůli technickým omezením) lze vzorkovací teorém splnit pouţitím antialiasingového 
filtru. Tento filtr odstraní frekvenční sloţky nad zvolenou mezí, způsobí tedy sníţení 
maximální frekvence analogového signálu. Filtr musí být typu dolní propust a mít 
mezní frekvenci menší neţ je polovina vzorkovací frekvence [8].  
Pokud je za potřebí rekonstrukce analogového signálu, provádí se odstranění 
replik spektra, dokud nezůstane jen replika v okolí nulové frekvence. Obnovení 
analogového signálu je následně moţno z číslicových vzorků, kdy čísla jsou 
převáděna na krátké váhované impulzy a poté filtrovány přes dolní propust. [8] 
Detekce signálu je prováděna fotodetektorem, který tak generuje proud se 
spojitým průběhem, coţ logicky pro další zpracování obnáší nutnost jiţ dříve 
popsaného navzorkování signálu. Interference mezi referenčním a měřicím 
paprskem je pak detekována většinou pomocí čtvercového fotodetektoru. 
Aplikováním diskrétní Fourierovy transformace na navzorkovaný signál z 
fotodetektoru pak lze získat axiální profil odrazivosti paprsku. [10] 
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Pro vyjádření celkového proudu generovaného fotodetektorem na základě 
přijatého záření platí vztah 
  (6) 
kde η představuje citlivost detektoru, q hodnotu elementárního náboje (tedy 
1,602 ∙ 10-19 C), hv dle Planckova zákona energii fotonu, Pr optický výkon 
referenčního paprsku a P0 je optický výkon z paprsku procházejícího vzorkem. 
Proměnná z pak reprezentuje axiální pozici, čili z by bylo rovno nule pokud by byl 
rozdíl délek optických drah nulový, r(z) je amplituda odrazivosti v daném profilu 
vzorku při fázi ϕ(z), Γ(z) je koherenční funkce laseru pro daný okamţik a k(t) je 
definováno jako  
           (7) 
tedy udává číslo vlny, která je v daný okamţik emitována na základě 
nastavení laseru. Výstup detektoru je poté nutno navzorkovat a následně aplikovat 
diskrétní Fourierovu transformaci (DFT) aby bylo moţno získat dílčí A-sken. [10] 
Pro laser vyuţívající technologii swept-source platí následující vztah určující 
axiální rozlišení: 
     ,     (8) 
přičemţ λ0 reprezentuje centrální vlnovou délku, Δλ je FWHM (šírka v polovině 
maxima fotopíku, parametr vyuţívaný k popisu prostorového rozlišení detektoru) 
spektrální obálky, n je index lomu vzorku. [10] 
Po detekci signálu fotodetektorem a následném zpracování je tedy vytvořen  
A-sken, který reprezentuje hloubkový profil odrazu paprsku v konkrétním bodě vzorku 
(jedná se tedy o jednorozměrnou reprezentaci signálu v daném místě). Pohybem 
paprsku ve vzorku jsou pak snímány dílčí A-skeny z poţadovaných pozic. Z těchto  
A-skenů lze poté s vyuţitím počítače vytvořit dvojrozměrný snímek, který bude 
reprezentovat pomyslnou tomorovinu, kterou procházel skenovací paprsek. Díky 
značným pokrokům  z hlediska rychlosti akvizice dat za posledních několik let jiţ 
nepředstavuje při dostatečné technologické úrovni problém zajistit rychlou akvizici 
velkého mnoţství dat, tedy i pro objemové zobrazení. Brzdou v tomto ohledu je však 
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poněkud pomalejší rychlost zpracování a vizualizace dat, která nedosahuje takové 
úrovně jako jejich akvizice. Díky tomu probíhá zobrazování v reálném čase stále 
zpravidla pouze ve dvojrozměrné podobě. Pro 3D zobrazení se vyuţívá ve většině 
případů systém rychlého snímání a ukládání velkého mnoţství dat, a teprve poté 
následuje jejich zpracování a vizualizace. Trojrozměrné zobrazení v reálném čase 
tak zůstává stále spíše výjimkou, vzhledem k nutnosti pouţití sloţitějších 
přístrojových komponentů pro urychlení signálového zpracování spolu s vysokými 
paměťovými nároky. [10], [12] 
Při zobrazování pomocí OCT se mohou ve výsledném obrazu utvářet malé 
skvrny a flíčky („speckles“), coţ samozřejmě sniţuje kvalitu zobrazení. Vznik 
takovýchto skvrn je důsledkem interference mezi odraţenými vlnami ţádoucími, tj. 
těmi, které chceme vyhodnotit, a vlnami zpětně odraţenými od objektů malých natolik 
ţe jsou pod rozlišovací schopností přístroje. K odstranění těchto neţádoucích skvrn 
se vyuţívá různých algoritmů, např. průměrování, které se provede mezi dvěma 
identickými A-skeny, čímţ dojde k výraznému zeslabení náhodných sloţek signálu, 
které jsou zodpovědné právě za vytváření skvrn ve výsledném zobrazení. Podobně 
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4. Typy a modifikace OCT 
4.1 UHR OCT 
UHR OCT je OCT (většinou jiţ trojrozměrné) s  vysokým rozlišením, kterého 
nejsme v očním lékařství schopni dosáhnout ţádnou jinou neinvazivní zobrazovací 
metodou. UHR OCT je v podstatě vylepšená verze klasického OCT, avšak s výrazně 
lepším rozlišením. S tímto typem zobrazení je moţnost zviditelnění dílčích vrstev 
sítnice a dosaţení sub-buněčného rozlišení kolem 2-3 µm. V brzké době lze za 
pomocí UHR OCT očekávat snahu o zavedení čistě optické, neinvazivní biopsie 
sítnice. Zobrazení za pomocí UHR OCT bylo poprvé demonstrováno s vyuţitím ultra-
širokopásmových, polovodičových, femtosekundových laserů namísto SLD. 
Technologie femtosekundového laseru umoţňuje dosaţení vynikajícího rozlišení, je 
nicméně finančně dosti nákladná, coţ limituje její vyuţití. [1] 
V roce 2004 se více dostala do popředí technologie zdroje světla z pokročilých 
širokopásmových SLD, s nimiţ lze dosáhnout téměř stejně vysokého rozlišení jako 
s femtosekundovým laserem. Takový typ světla se skládá ze  dvou nebo tří 
specificky rozmístěných SLD, čímţ je dosaţeno syntézy širokopásmového spektra. 
Vlnová délka emitovaného světla u multiplexních SLD je zpravidla koncentrována  
u vyšších vlnových délek, přesněji kolem 900nm, coţ se jiţ poněkud přibliţuje vlnové 
délce 980nm (která je typická pro absorpci vodou). Velkou výhodou multiplexních 
SLD jsou výrazně niţší pořizovací náklady ve srovnání s femtosekundovým laserem, 
takţe je moţnost jejich širšího pouţití pro UHR OCT. Přestoţe URH OCT 
s dosaţitelným axiálním rozlišením 2-3 µm je bezpochyby výkonný systém, vzhledem 
k jeho pořizovacím nákladům však stále zůstává pouţitelný spíše jen pro výzkumné 
aplikace.   
Chceme-li zajistit přesnější srovnání snímků sítnice pořízených pomocí OCT 
s histologií, je potřeba pouţít čerstvých vzorků sítnice. Z toho důvodu se často pro 
výzkumné účely pouţívá sítnice prasečí, díky čemuţ je moţnost získat takovou 
sítnici jiţ 1-2 hodiny po smrti zvířete. Takové vzorky se pak uchovávají ve speciálních 
roztocích pro zajištění osmolarity a okysličení. Studie ukázaly, ţe UHR OCT dokáţe 
výrazně zvýšit včasnou diagnostiku většiny patologií sítnice, a to díky detekci jiţ 
brzkých morfologických změn. UHR OCT lze také dobře vyuţít k zobrazení nervové 
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vrstvy sítnice, zvláště její zadní stěny a získat tak topografickou informaci o 
jednotlivých nervových vláknech, coţ je uţitečné např. při sledování vývoje 
glaukomu. [1] 
4.2 Dopplerovské OCT 
Dopplerovské OCT je další variantou, kdy jsme schopni získat informaci např. 
o proudění krve, podobně jako u Dopplerovského ultrazvuku. První Dopplerovské 
OCT vyuţívalo detekci v časové oblasti, v roce 2003 bylo vyzkoušeno jiţ zařízení 
vyuţívající detekci ve spektrální oblasti. Dopplerovské OCT měří změnu frekvence 
v časovém úseku a na základě získaných údajů zjišťuje Dopplerův posuv způsobený 
např. tokem krve. Pokud zařízení vyuţívá detekci ve spektrální oblasti, zaznamenává 
interferenční spektrum a dostává tedy v podstatě ihned informaci o fázovém posuvu. 
Vyvinuto bylo i barevné Dopperovské OCT, které má vysokou akviziční rychlost 
(25 000 A.skenů/s) a jak jiţ název napovídá, umoţňuje barevné kódování 
Dopplerovské informace. Při Dopplerovském měření je nutno brát v potaz úhel mezi 
paprskem a proudícím tokem měřené kapaliny, jelikoţ ovlivňuje velikost Dopplerova 
posuvu.  
Pro klinické pouţití je přínosná také optická koherentní angiografie. Jedná se 
o zobrazení cév (např. uvnitř sítnice), kdy není přímo měřen tok krve, ale je vyuţito 
moţnosti Dopplerovského OCT zobrazovat s vysokým kontrastem a následné snazší 
segmentace jednotlivých cév. Optická koherentní angiografie můţe být uzpůsobena 
také pro trojrozměrné vykreslování cév. Výhodou angiografie prováděné pomocí 
OCT je absence vstřikování kontrastní látky, jako je tomu u klasické fluorescenční 
angiografie. [1] 
4.3 3D OCT 
Pro detekci počátečních fází nemocí, sledování vývoje nemoci a případných 
reakcí na terapii je v klinické praxi často poţadavek na více druhů informací neţ 
pouze limitovaný počet sejmutých B-skenů. Moţnost pořídit trojrozměrná data je 
v dnešní době často ţádaná, z důvodu zobrazení detailních strukturních informací 
pouţitelných např. pro vytvoření průřezových obrazů očního pozadí, zjištění tloušťky 
jednotlivých vrstev sítnice nebo vytvoření voxelů, podobně jako např. u magnetické 
rezonance (MRI). 
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Pokud se nám podaří získat vhodná data, lze u OCT provádět objemového 
vykreslování, podobně jako u výpočetní tomografie (CT). S vyuţitím 
širokopásmových zdrojů světla, jeţ emitují světlo na nověji poţívaných vlnových 
délkách (např. 1050nm) bylo kromě 3D zobrazení cévnatky umoţněno také sníţení 
ztrát způsobených rozptylem světla. Kombinací 3D UHR OCT, adaptivní optiky  
s technologií deformovatelných zrcadel (pro korekci odchylek v lidském oku)  
a optické kompenzace chromatických aberací bylo dosaţeno zobrazení sítnice 
s rozlišením na buněčné úrovni.  
Pro 3D zobrazení je klíčová vysoká rychlost akvizice dat. První generace OCT 
přístrojů vyuţívala ke zjištění času návratu odraţeného světla detekci v časové 
oblasti, kde odraţené světlo je detekováno jako funkce času nebo vzdálenosti, čili je 
měřena doba návratu odraţeného paprsku. S takovým systémem je moţno 
dosáhnout rychlosti skenování nejčastěji kolem 8000 A-skenů/s. Výrazné zrychlení 
detekční rychlosti bylo umoţněno aţ relativně nedávno s vyuţitím detekce ve 
frekvenční (spektrální) oblasti s vyuţitím Fourierových algoritmů. Tento typ detekce 
disponuje lepší senzitivitou a výrazně vyšší rychlostí, vzhledem k tomu ţe 
zpracovává veškerý odraţený signál nebo celý A-sken současně, zatímco detekce 
v časové oblasti byla schopna signál zpracovávat pouze postupně. Detekce ve 
frekvenční oblasti lze dosáhnout buď detekcí interferometrické informace, která je 
zapotřebí pro zjištění hloubky, resp. místa odrazu, k čemuţ lze pouţít buď 
spektrometr a vysokorychlostní CCD kameru, nebo jako zdroj světla pouţít 
frekvenčně měnitelný zdroj světla a fotodetektor k detekci interferometrických 
informací. Faktem však je, ţe tak jako u ostatních zobrazovacích systémů i zde je 
často nutný kompromis mezi rychlostí akvizice dat a senzitivitou detekce. Pro 
rychlejší skenování je často typická niţší senzitivita.   
Teoreticky by u OCT v oftalmologii mělo být moţné s vyuţitím detekce ve 
frekvenční oblasti dosáhnout aţ 400x rychlejšího zobrazení při zachování senzitivity. 
Reálně se však dosahuje pouze zhruba 50x vyššího urychlení kvůli současnému 
technologickému omezení v oblasti CCD kamer. 
Přestoţe Fourierův detekční algoritmus byl objeven jiţ v roce 1995, kvůli 
technickým nedostatkům CCD kamer a částečně i nedostatečnému pochopení 
moţných výhod této technologie bylo oddáleno její vyuţití o necelých deset let. 
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První zobrazení sítnice s vyuţitím Fourierových algoritmů, tedy detekce ve spektrální 
oblasti, bylo uskutečněno v roce 2002. V roce 2003 bylo předvedeno 
vysokorychlostní zobrazení, samozřejmě opět s detekcí ve frekvenční oblasti, avšak 
zároveň i s pouţitím CCD kamer schopných řádkového skenování. Krátce poté došlo 
k několika technologickým vylepšením a předvedení vysokorychlostního UHR OCT. 
I přes nesporné výhody detekce ve frekvenční (především vysoká rychlost 
akvizice při zachování dobré senzitivity), je potřeba si uvědomit i jisté nedostatky  
a omezení této techniky. Detekce ve frekvenční oblasti vyţaduje měření 
interferenčních prouţků, je tedy náchylná na pohyb tkáně v rozsahu vlnových délek. 
Z toho důvodu je třeba provádět tato měření velice rychle, aby pohyb tkáně 
nezpůsoboval prolínání interferenčních prouţků, coţ by ve výsledku vedlo ke sníţení 
senzitivity zobrazení. Dále je třeba myslet na fakt, ţe počet axiálně zobrazovaných 
pixelů nemůţe být větší neţ je počet pixelů pouţité CCD kamery, a zároveň 
matematický proces Fourierovi transformace během zpracování obrazu sniţuje 
výsledný počet pixelů na polovinu. Další nutnost kompromisu často nastává také 
mezi axiálním rozlišením a hloubkou zobrazení. Dalším faktorem, ovlivňujícím 
výsledné zobrazení, jsou nezanedbatelné ztráty senzitivity a dynamického rozsahu 
v závislosti na hloubce zobrazení, nicméně tento faktor byl významně omezen 
pouţitím nových systémů kalibrace a zpracování signálu. S přihlédnutím ke všem 
nedokonalostem, stále má detekce ve spektrální oblasti oproti jiným mechanismům 
obrovskou výhodu co se rychlosti týče. [10] 
V oftalmologii je třeba dbát na fakt, ţe pro bezpečnost ţivé tkáně (v tomto 
případě sítnice) je potřeba udrţovat výkon emitovaného záření na nízké úrovni (600-
800 µW na 800 nm). V případě delší doby akvizice je navíc nutno korigovat 
neţádoucí artefakty vzniklé pohybem oka, nejčastěji pomocí algoritmů pro následné 
zpracování (kde dochází ke korelaci a zarovnání A-skenů a následnému odfiltrování 
informací na sítnicovém obrysu). Stále však není moţné metodami zpracování 
obrazu zcela odstranit artefakty vzniklé pohybem oka v transverzální rovině. Detekce 
ve spektrální oblasti umoţňuje rychlost akvizice přibliţně 25 milionů voxelů za 
sekundu, coţ je 50krát více neţ lze dosáhnout u klasického OCT a 100krát více neţ 
při zobrazování pomocí UHR OCT s detekcí v časové oblasti. Tato výrazně vyšší 
akviziční rychlost mimo jiné zvyšuje počet transverzálních pixelů (A-sken), zmenšuje 
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rozsah spektra a zvyšuje axiální rozlišení, čímţ ve finále umoţňuje lepší vymezení 
jednotlivých vrstev uvnitř sítnice [1].  
Pro zobrazení s vysokým rozlišením je za potřebí četnější vzorkování 
v transverzální rovině. Snímky s vysokým rozlišením mají, na rozdíl od těch 
klasických, více transversálních pixelů (A-sken) v celém příčném rozsahu B-skenu. 
Proto teprve s vyuţitím výrazně rychlejší akvizice za pomocí Fourierových algoritmů 
bylo moţno snáze zobrazovat pomocí 3D UHR OCT.  Zatímco UHR OCT 
s detekčním algoritmem v časové oblasti pořídí jeden B-sken, s  detekcí ve 
frekvenční oblasti lze za stejnou dobu pořídit 50-100 B-skenů. Díky tomu lze pořídit 
velký sled po sobě jdoucích vrstev (tedy B-skenů), který je základem pro objemové 
zobrazení. Dochází tak ke skenování např. v oblasti sítnice, jsou sbírány 
morfologické informace v určité hloubce pro danou oblast. V podstatě se porovnává 
soubor volumetrických dat, podobně jako je tomu u CT nebo MRI, avšak 
v mikroskopickém rozlišení. Po následném zpracování je moţno provést „průlet“ 
nasnímaných B-skenů v časové sekvenci a vytvořit tak videozáznam. Tak jako 
v případě CT, i zde lze vytvořit tomogramy zpravidla v libovolné pozici a orientaci, 
vyţadované pro danou diagnostiku. Z dat získaných skrze 3D OCT lze také přímo 
vytvořit virtuální obraz očního pozadí, a to díky sumaci souboru dat podél axiálního 
směru, coţ vede k hodnotě jasu pixelu pro kaţdou pozici axiálního skenování. [10] 
Pro včasnou diagnostiku některých onemocnění (glaukom, diabetická 
retinopatie) a sledování jejich průběhu hraje důleţitou roli kvantitativní měření, které 
je moţno provádět v oblasti vrstev uvnitř sítnice pomocí UHR OCT s vysokou 
rychlostí akvizice dat. Akvizice o vysoké rychlosti umoţňuje více vzorkovacích bodů, 
čímţ se zvyšuje pokrytí sítnice a do jisté míry sniţují vzorkovací chyby. Datové 
soubory, které mají větší počet transverzálních pixelů, také při výsledném zobrazení 
usnadňují rozpoznání jednotlivých vrstev uvnitř sítnice.[1], [10] 
4.4 Funkční OCT 
Funkční OCT je schopno rozlišit patologie sítnice díky metabolickým 
vlastnostem, popř. funkční odpovědi sítnice na stimulaci světlem. UHR OCT bylo ke 
zjištění odpovědi sítnice na stimulaci světlem poprvé pouţito v roce 2006.  
Ke stimulaci očních receptorů lze pouţít např. viditelné světlo, přičemţ pro skenovací 
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paprsek procházející okem je ţádoucí pouţít naopak vlnovou délku, které 
nestimuluje příslušnou tkáň, kterou chceme zobrazit. [1], [10] 
4.5 Swept-source OCT 
Doposud jsou pouţívány dva typy postupů detekce s vyuţitím Fourierových 
algoritmů, přičemţ zatím většina klinických OCT vyuţívá detekci ve spektrální oblasti, 
zatímco druhá metoda vyuţívá detekci rozmítaného spektra světelného záření. OCT 
fungující na principu spektrální detekce získává informace (A-skeny) díky 
porovnávání a následné Fourierovi transformace interferenčního spektra pomocí 
spektrometru a vysokorychlostní, řádkově-skenovací CCD kamery. Pokud OCT 
pracuje na principu swept-source (rozmítání světelného spektra), vyuţívá 
nastavitelný úzkopásmový laser a fotodetektory, přičemţ není zapotřebí 
spektrometru ani řádkově-skenovací kamery, zobrazení závisí především na 
výkonovém spektru laditelného laseru. Rychlost akvizice je pak mimo jiné omezena 
rychlostí ladění laseru. [1]  
První demonstrace OCT vybaveného swept-source detekcí byly provedeny 
v roce 1997. Byly vyzkoušeny přístroje s emitovanými vlnovými délkami 800 nm  
a 1300 nm, tou dobou však senzitivita a rychlost akvizice nebyla nijak výrazná. Aţ 
v roce 2003 bylo vyzkoušeno vysokorychlostní OCT s detekcí swept-source, kdy bylo 
dosaţeno rychlosti 16 000 A-skenů/s za dosaţeného axiálního rozlišení 14 µm 
s vlnovou délkou 1300 nm. Tento systém vyuţíval polovodičový laser s nastavitelným 
rozsahem 70 nm. V roce 2006 bylo vyzkoušeno 3D OCT se zvýšenou penetrací do 
cévnatky, které vyuţívalo laser schopný emitovat měnitelné spektrum a pracující na 
1050 nm. Bylo dosaţeno rychlosti akvizice 18 000 A-skenů/s při nastavitelném 
rozsahu 62 nm a axiálním rozlišení 11 µm. U tohoto typu OCT byly pouţity 
polygonální zrcadlové detektory. Vyzkoušeno bylo také OCT s detekcí swept-source 
a laserem emitujícím vlnovou délku 800 nm (s moţností měnitelného spektra) a 
vyuţívající obdobný typ polygonálních zrcadlových detektorů, kde bylo dosaţeno 
rychlosti akvizice 43 000 A-skenů/s při nastavitelném rozsahu 35 nm. Dosaţené 
axiální rozlišení bylo 10 µm. Provedeno bylo i zobrazení s vyšším rozlišením na úkor 
delší akvizice dat (rok 2007), kdy byl pouţit polovodičový laser s měnitelným 
spektrem a nastavitelným rozsahem 60 nm. Zobrazení proběhlo s axiálním 
rozlišením 7 µm při rychlosti 16 000 A-skenů/s. [1] 
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Výkon systému s detekcí swept-source je závislý především na pouţitém 
laseru s měnitelným spektrem, kdy je nutno najít kompromis mezi rychlostí 
zobrazování, šířkou pásma a výstupním výkonem. Obecně vzato, swept-source OCT 
umoţňuje dosáhnout vysoké akviziční rychlosti, avšak axiální rozlišení není vţdy tak 
dobré jako u klasické spektrální detekce. Faktem však je, ţe lasery s vyuţitím nové 
technologie měnitelného spektra umoţňují vysokorychlostní zobrazení, které je téměř 
10x rychlejší neţ spektrální detekce a více neţ 500x rychlejší neţ časová detekce. 
Další neopomenutelnou výhodou swept-source OCT je jeho velice nízká degradace 
citlivosti pro některé vlnové délky v jednotlivých tkáních. Jak jiţ bylo zmíněno, různé 
druhy tkání mají různé optické vlastnosti pro více vlnových délek, proto je výhodné 
pouţití právě swept-source technologie, která představuje další důleţitý krok ve 
vývoji OCT systémů. [1], [7] 
4.6 Využití adaptivní optiky 
Zobrazováním skrze OCT lze dosáhnout vysokého axiálního rozlišení 
nezávisle na podmínkách ohniska (na rozdíl od klasické nebo konfokální 
mikroskopie), vzhledem k tomu ţe axiální a transverzální rozlišení je stanoveno 
rozdílnými vlastnostmi. Transverzální rozlišení je určeno velikostí ohniska (tedy 
stejně jako u klasické mikroskopie), zatímco axiální rozlišení je především ovlivněno 
délkou koherence pouţitého světelného zdroje (méně pak hloubkou ostrosti, která je 
však rozhodující u klasické mikroskopie). Tato délka koherence je nepřímo úměrná 
optické šířce pásma pouţitého světelného zdroje. Pro transverzální rozlišení platí 
vztah: 
 ,      (9) 
kde d je velikost bodu na čočce objektivu a f je ohnisková vzdálenost. Transverzální 
rozlišení je také spjato s hloubkou ostrosti, resp. s dvojnásobkem Rayleighovi délky. 
Z toho vyplývá, ţe větší numerická apertura zmenší velikost ohniska, stejně jako 
zmenší hloubku ostrosti. Je třeba si uvědomit, ţe při zobrazování v očním lékařství 
funguje čočka s rohovkou jako objektiv zobrazovacího systému, proto jsou vyvíjeny 
malé numerické apertury vzhledem ke snaze dosáhnout velké hloubky ostrosti  
a vysokého axiálního rozlišení. [1], [2] 
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Při zobrazování sítnice v očním lékařství při pouţití OCT emitujícím paprsek  
o vlnové délce 800nm a s průměrem 1-2mm je dosahováno rozlišení kolem 20µm. 
Nejvyšší dosaţitelné transversální rozlišení je při zobrazování OCT určeno velikostí 
nejmenšího dosaţitelného bodu na sítnici. Hlavní limitací rozlišovací schopnosti oka 
mohou být případné oční vady. Pro vylepšení transversálního rozlišení a částečné 
vykompenzování případných optických aberací je moţno pouţít adaptivní optiku 
(AO), u které je snaha o zmenšení velikosti zobrazovaného bodu na sítnici. Dříve 
byla technologie adaptivní optiky vyhrazena spíše jen pro astronomii, ale počátkem 
60. let bylo navrţeno pouţití adaptivní optiky ke korekci očních aberací. Prvních 
významnějších výsledků však bylo dosaţeno aţ koncem 80. let. Začaly se zavádět 
deformovatelná zrcadla a prostorové modulátory světla, které mohou jak staticky tak 
dynamicky korigovat oční vady. [10] 
Probíhají pokusy o zkombinování adaptivní optiky a 3D OCT, kde by bylo 
moţno dosáhnout transverzálního i axiálního rozlišení 3 µm. Pouţití adaptivní optiky  
u 3D UHR OT by bylo účelné, neboť by pak šlo snáze dosáhnout rozlišení na 
buněčné úrovni. U souborů dat pořízených z 3D OCT je ţádoucí dosáhnout 
izotropního rozlišení, tedy stejného, nebo alespoň co nejvíce podobného, axiálního  
a transverzálního rozlišení zároveň se zachováním vysoké rychlosti akvizice. 
Dosaţení izotropního rozlišení společně s dostatečným kontrastem jiţ při vlnové 
délce 800 nm je dalším dobrým předpokladem pro 3D zobrazení s rozlišením na 
buněčné úrovni. První generace UHR OCT s adaptivní optikou vyuţívala 
deformovatelné, nastavitelné membránové zrcadlo. Tento systém byl propojen 
s UHR OCT s detekcí v časové oblasti a zdrojem světla ve formě pevného laseru s 
rozsahem 130 nm. Bylo dosaţeno axiálního rozlišení 3 µm, avšak tato první 
generace přístroje měla vcelku pomalou rychlost akvizice dat kvůli detekci v časové 
oblasti, adaptivní optika pak také nebyla technicky tolik účinná. Systémy druhé 
generace UHR OCT s AO vyuţívaly programovatelné korekční zařízení z tekutých 
krystalů pro fázovou modulaci v kombinaci s detekcí ve spektrální oblasti. U těchto 
systémů jiţ bylo dosaţeno rychlejšího 3D OCT zobrazení (aţ 25 000 A-skenů/s) a 
vysokého rozlišení umoţňujícího zobrazení na buněčné úrovni. [1], [10] 
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5. Budoucí vývoj 
Další moţnosti OCT spočívají ve zlepšení kontrastu, zobrazení toku krve, 
spektroskopii a některých dalších modifikacích umoţňující sledování fyziologických 
průběhů. Mnohé z těchto modifikací jiţ jsou realizovány, je však potřebné pokračovat 
v jejich vylepšení. V současnosti probíhá vývoj a zdokonalování dalších rozšíření 
OCT, která by dovolila různá neinvazivní funkční zobrazení sítnice, jako např. 
Dopplerovské měření toku krve, měření spektroskopických vlastností nebo aktivace 
sítnice jako odpověď na stimulaci světlem. Funkční OCT se tak bude snaţit docílit 
zobrazení morfologie a fyziologie zároveň. [1] 
Vzhledem k nedávnému rychlému vývoji v oblasti OCT lze předpokládat, ţe 
časem bude mít OCT ještě větší význam v oftalmologii neţ je tomu doposud. 
S pomocí OCT bude moţnost přesnější včasné diagnózy nemoci a monitorování 
jejího průběhu. V blízké budoucnosti lze očekávat, ţe OCT výrazně pomůţe při 
studiu patogenezí sítnice, které jsou zodpovědné za většinu nemocí vedoucích 
k oslepnutí člověka. Zároveň bude tato zobrazovací metoda představovat 
významným přínos pro výzkum oka, zatímco v klinické praxi se pravděpodobně stane 
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6. Praktické měření 
6.1 Školní OCT 
Měření byla provedena na školním přístroji od firmy THORLABS. Zobrazovací 
systém OCS1300SS (obr. 3) disponuje swept-source technologií s centrální vlnovou 
délkou 1325 nm. Přístroj je schopen dosáhnout laterálního rozlišení 25 µm a 
axiálního rozlišení 12 µm pro zobrazení ve vzduchu. [7] 
 
 
Obr. 3: OCT od firmy THORLABS.  
6.2 Použitý fantom 
Měření bylo provedeno na fantomu zapůjčeném z Velké Británie (náčrt na  
obr. 4). Jednalo se o fantom z čisté epoxidové pryskyřice, ve které jsou rozprostřeny 
mikročástice na bázi křemíku. Fantomy se u OCT, tak jako i u dalších zobrazovacích 
metod, vyuţívají ke zjištění zobrazovacích schopností, měří se např. PSF (odezva 
systému na Diracův impulz, tedy zobrazení bodového zdroje, coţ umoţňuje zjistit jak 
moc je tento bod po nasnímání a zpracování zobrazovacím systémem ve výsledném 
zobrazení rozmazán) a rozlišení (definuje pro danou rovinu, jak blízké dva body lze 
ještě rozlišit). Ve světě je uznávaná Národní fyzikální laboratoř ve Velké Británii, 
která se zabývá výrobou měřicích standardů, včetně fantomů pro OCT. Některé typy 
nabízených fantomů (i ten, na kterém probíhalo mé měření) obsahují nanočástice  
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o velikosti menší neţ je rozlišovací schopnost přístroje, čímţ umoţňují měřit 
vlastnosti PSF a jejího prostorového rozloţení pro daný zobrazovací systém. 
Fantom, na kterém probíhalo mé měření, je označován jako „point spread“ fantom, 
tedy jiţ jeho název napovídá, ţe je určen k měření PSF zobrazovacího systému 






Obr. 4: Znázornění point spread fantomu v pravoúhlém souřadnicovém  
      systému s pomyslným počátkem uvnitř fantomu. 
 
6.3 Absolutní měření 
Celkově byly naměřeny dva soubory dat. Menší část (celkově 140 snímků) 
představuje absolutní měření, u kterého se proměřovala jedna konkrétní částice 
přibliţně v ose fantomu a nedaleko povrchu, tedy v okně s nulovým posuvem na 
souřadnici x a y, avšak opticky rozděleném maticí (speciálně vyrobená fólie umístěná 
před monitor) na celkem 20 sektorů. V kaţdém sektoru se pak našla pozice paprsku, 
kdy byla částice co nejméně vidět, ale jiţ se začínala zobrazovat. Poté se 
zobrazovaná rovina (tedy paprsek) sedmkrát posunula, vţdy o 0,01 mm, čímţ 
docházelo k proměření zvolené částice v jednotlivých tomorovinách od okamţiku 
jejího prvního zachycení (co moţná nejmenší viditelnost), přes pomyslný vrchol 
(zobrazován prostředek částice, tudíţ pozorována největší plocha) aţ k opětovnému 
útlumu částice.  
Ne vţdy se však podařilo zobrazit částici pro kaţdou rovinu, u některých 
oblastí matice částice nebyla viditelná jiţ např. při posunutí o 0,05 mm, coţ je dáno 
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6.4 Relativní měření 
Relativní měření reprezentuje objemově větší část naměřených dat. 
Principiálně byl postup podobný jako u absolutního měření, pouze s tím rozdílem ţe 
byl proměřen jeden celý kvadrant zobrazované plochy (kvadrant v rovině YX, 

















Obr. 5: Znázornění rozdělení 2. kvadrantu fantomu (v rovině YX) na další  
              části, resp. matici, kdy v kaţdém poli je umístěna další pomyslná  
    matice, avšak v rovině YZ (tedy kolmo na rovinu YX) kde probíhalo  
    zobrazování dílčích tomorovin (tedy posuv ve směru osy x)  
    v příslušných sektorech.  
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6.5 Ukázka naměřených dat 
Veškeré získané snímky byly pořízeny ve formátu BMP. Pro názornost uvádím 
ukázku z absolutního měření. Snímky byly tedy pořizovány s paprskem nejprve 
umístěným v pomyslné ose fantomu, souřadnicově (dle obr. 4) v pozici x = y = 0. 
V ukázce probíhá proměření částice v druhém řádku a prvním sloupci matice v rovině 
YZ. Název obrázku, potaţmo získaného snímku, je poplatný zvolenému kódování. 
Pro názornost např. označení A_21_00 značí absolutní měření (A), prvním dvojčíslí 
odkazuje na pozici v matici v rovině YZ (21 = druhý řádek, první sloupec) a poslední 
dvojčíslí značí posunutí ve směru osy x, tedy příslušnou tomorovinu zvolené částice 
(00 = nulové posunutí, 01 = posunutí o 0,01 mm, atd.). V tomto místě je nutno 
podotknout, ţe toto kódování je platné především pro surová data, uloţená při práci 
v laboratoři. Při pozdějším popisu se můţeme setkat s mírně pozměněným 
kódováním, které má stejný význam ale kratší formu zápisu (kvůli programovému 
zpracování, kde bylo potřeba rozlišit více proměnných pro stejnou pozici matice). 
Tudíţ např. označení A11 značí tutéţ pozici jako označení A_11, označení A11 (1) je 
ekvivalentní k A_11_01 apod. 
 
Obr. 6: A_21_00  
(posunutí x = 0,00 mm); 
v ose x je posunutí 
nastaveno tak, ţe se 
zvolená částice právě 
začíná objevovat. 
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Obr. 7: A_21_01  
(posunutí x = 0,01 mm); 
zvolená částice má jiţ 
větší viditelnost. 
 
Obr. 8: A_21_02  
(posunutí x = 0,02 mm); 
vybraná částice zaujímá 
větší plochu neţ u 
předchozího snímku. 
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Obr. 9: A_21_03  
(posunutí x = 0,03 mm); 
částice je na maximu 
své viditelnosti - B-sken 
je prováděn 
v tomorovině ve které 
tato částice zaujímá 
největší plochu. 
 
Obr. 10: A_21_04  
(posunutí x = 0,04 mm); 
zobrazovaný obsah 
částice se jiţ začíná 
zmenšovat. 
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Obr. 11: A_21_05  




Obr. 12: A_21_06  
(posunutí x = 0,06 mm); 
obsah, který sledovaná 
částice zaujímá v 
dané rovině YZ, je na 
pomyslném minimu. 
V případě dalšího 
posunutí ve směru osy 
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Obdobné označení dílčích snímků bylo pouţito i u relativního měření, kaţdý 
snímek byl pouze doplněn o další souřadnice popisující umístění ve zvoleném 
kvadrantu (např. označení R_1.5y_-1.5x_11_00 reprezentuje snímek z relativního 
měření pořízený při orientaci paprsku v rovině YX s posunutím 1,5 na ose y a -1,5 na 
ose x, v matici v rovině YZ měření probíhalo v prvním řádku a prvním sloupci při 
nulovém posunutí zobrazované roviny ve směru osy x). Takto je zajištěno, ţe kaţdý 
snímek má jedinečné označení a nebude zaměněn s ţádným jiným.   
6.6 Aplikovaný postup na zpracování dat 
Jak jiţ bylo naznačeno v úvodu, programový výstup práce by měl vést 
k vytvoření prostorové mapy PSF. Toho lze docílit nepochybně více způsoby, 
zaobírat se však budu pouze tím, který jsem vytvořil a aplikoval pro splnění tohoto 
úkolu. Jelikoţ rozměry zobrazovaných nano-částic uvnitř fantomu byly pod 
rozlišovací schopností přístroje, lze právě této vlastnosti vyuţít k odhadu PSF (za 
předpokladu vhodného nastavení snímání a následného programového zpracování). 
Zároveň předpokládejme, ţe většina částic měla přibliţně kulovitý tvar, který se však 
nezobrazí příliš korektně kvůli jiţ zmíněné velikosti pod úrovní rozlišovací schopnosti 
zobrazovacího přístroje. Zobrazení takové částice pak vyvolá v přístroji odezvu velice 
podobnou PSF, coţ je pro tuto práci klíčové. 
Získané snímky byly nejprve upraveny tak, aby se dále pracovalo pouze 
s velmi malou oblastí kaţdého snímku, konkrétně tou, ve které se vyskytuje 
sledovaná částice. Tato úprava musela být provedena tak, aby bylo zajištěno 
konstantní rozlišení u všech oříznutých snímků (z toho důvodu je ve zdrojovém kódu 
velikost všech upravených snímků fixována na 36x36 bodů). Dále muselo být 
zajištěno, aby kaţdý takový oříznutý snímek reprezentoval opravdu pouze 
poţadovanou částici. Vzhledem k předpokladu kulovitého tvaru částice, zjišťování její 
velikosti je realizováno formou nalezení těţiště v kaţdém snímku a počítáním 
zobrazených bodů v axiálním nebo laterálním směru na řádku nebo sloupci kde bylo 
těţiště nalezeno (v případě ideálního tvaru koule by pro takovou částici byl počet 
bodů v její šíři roven jejímu průměru, měl by tedy být stejný pro axiální i laterální 
směr).  Jelikoţ bude takto získáno sedm hodnot (bylo proměřeno 7 tomorovin) pro 
kaţdou pozici matice, je nezbytné krátce poté provést interpolaci a získat větší počet 
hodnot, nutný pro korektnější proloţení Gaussovou křivkou, jejíţ průběh je 
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charakteristický právě pro PSF zobrazovacích systémů. Jelikoţ je v tomto kroku 
vytvořen odhad PSF (interpolací Gaussovou funkcí) pro kaţdou pozici kde bylo 
prováděno měření, lze jiţ vykreslit mapu prostorového rozloţení PSF – zvlášť pro 
axiální směr a zvlášť pro laterální.  Tím je získán přehled průběhů PSF vhodný 
k orientačnímu porovnání, především lze ale na základě zjištěných charakteristik 
vypočíst FWHM, které má z hlediska porovnávání dosaţeného rozlišení větší 
vypovídací hodnotu. Pro názornost je vytvořena i barevně modulovaná mapa 
prostorového rozloţení FWHM.  
Průběh celého postupu zpracování dat a návaznost dílčích kroků je lépe 
viditelný z blokového schématu v příloze 1. 
6.7 Realizace zpracování dat ve zdrojovém kódu 
K zjištění velikosti částice jsem vyţil program MATLAB. Vzhledem 
k rozsáhlosti dat z relativního měření a mým spíše menším programovacím 
zkušenostem jsem vytvořil program pouze pro snímky získané z měření absolutního.  
V první fázi programu provádím načítání obrázků a jejich oříznutí na oblast 
výskytu poţadované částic. Tyto upravené obrázky ukládám do buněk, kaţdá buňka 
(reprezentující pozici částice) tedy bude osahovat právě sedm obrázků, jeden pro 
kaţdý řez, dále uţ se bude pracovat pouze s těmito upravenými obrázky. Jelikoţ to 
bude vyţadovat pozdější fáze programu, převedl jsem řezy (ve kterých byla částice 
zobrazena ve stupních šedi) na binární hodnoty (0 pro prázdný pixel v obrázku, 1 pro 
pixel s jakoukoliv nenulovou hodnotou). Dílčí obrázky se vykreslují do oken, kaţdé 
okno reprezentuje řádek matice (proto jsou 4 okna) a ukazuje postupný vývoj částice 
v sedmi proměřovaných rovinách pro všech pět sloupců. Díky tomuto náhledu na 
snímky jsem zjistil, ţe i přes to ţe kaţdý snímek získaný z OCT je oříznutý tak aby 
byla zobrazena co nejlépe pouze zvolená částice (při zachování konstantního 
rozlišení pro všechny snímky), stále se v mnoha snímcích vyskytovaly neţádoucí 
úseky nebo konce částic, které nebylo moţno odstranit pouhým oříznutím. Rozhodl 
jsem se proto, ţe pro zpřesnění měření bude vhodné tyto neţádoucí objekty 
manuálně vymazat, coţ je moţné právě díky předchozímu vykreslení všech snímků. 
Díky tomu jsem pak mohl pozorovat, kde je třeba nahradit neţádoucí pixely nulovou 
hodnotou. Ve zdrojovém kódu je tato část ručního nulování logicky umístěna ještě 
před samotné vykreslení, jelikoţ jsem musel tuto část provádět postupně, především 
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kvůli zpětné vizuální kontrole výsledků. Díky této úpravě se jiţ vykresluje opravdu 
pouze sledovaná částice v dané tomorovině, všechny neţádoucí náznaky vedlejších 
částic byly potlačeny, jak je patrno z obr. 13. 
      
Obr. 13: Ukázka nulování neţádoucích částic na pozici A_11 v šestém řezu. 
Díky dřívějšímu převodu snímků na binární hodnoty nyní mohu vyuţít 
matlabovskou funkci regionprops, která slouţí k nalezení objemového těţiště 
v kaţdém řezu. Dále budu provádět počítání bodů od nalezeného objemového 
těţiště částice zvlášť laterálním a zvlášť axiálním směrem. Pro kaţdou dílčí pozici 
matice, kde probíhalo proměřování částice tak vytvořím specifický vektor, který bude 
obsahovat vţdy sedm pozic – kaţdá pozice reprezentuje součet bodů v příslušném 
směru (axiální nebo laterální) pro danou tomorovinu ve stejné pozici matice.    
Jelikoţ bylo provedeno měření v sedmi tomorovinách, byly by odhady PSF 
v této části zdrojového kódu provedeny pouze v sedmi bodech (pro axiální i laterální 
směr), coţ je nedostatečné. Abych mohl interpolovat více bodů s vyuţitím 
matlabovské funkce interp, je třeba mít alespoň 9 dílčích bodů. Zároveň, v případě ţe 
dojde v pozdější fázi na výpočet FWHM, je potřeba aby začátek i konec vektoru čísel 
měl nulovou hodnotu (tedy aby bylo zajištěno poskytnutí celého průběhu PSF). 
Z toho důvodu byla vytvořena a aplikována na všechny vektory další funkce 
(nulovani.m), čímţ byl kaţdý vektor doplněn o nulové hodnoty na začátku i na konci, 
coţ zároveň zapříčinilo i prodlouţení délky vektoru z původních sedmi čísel na devět. 
Díky předchozím úpravám je jiţ moţné provést interpolaci s vyuţitím 
matlabovské funkce interp, která provádí lineární interpolaci vkládáním nových bodů 
mezi kaţdé dva původní, přičemţ hodnota nového bodu je vypočtena na základě 
průměrné hodnoty původních dvou bodů, mezi které je nový bod vloţen. Díky 
několikanásobnému pouţití této interpolace kaţdý vektor obsahuje 36 bodů, ze 
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kterých bude odhad PSF výrazně přesnější neţ by byl z původních 7 bodů na 
začátku. Výsledné zobrazení odhadu PSF pro konkrétní pozici je pak tvořeno 
vykreslením tohoto vektoru, tedy 36 diskrétních hodnot, proloţených Gaussovou 
křivkou (realizované pomocí funkce mygaussfit), která byla ještě dodatečně posunuta 
vţdy alespoň jedním koncem na vodorovnou souřadnicovou osu (pomocí 
jednoduché funkce posun.m). Výsledný odhad PSF pro konkrétní pozici je vidět na 
obr. 14. 
 
Obr. 14: Odhad PSF v axiální směru na pozici A_11. 
Aplikováním tohoto postupu na všechny interpolované vektory bylo docíleno 
vytvoření prostorové mapy odhadů PSF, a to jak pro směr axiální (příloha 2) tak i pro 
směr laterální (příloha 3).  
Výpočet FWHM z vykreslených charakteristik PSF je zprostředkován pomocí 
funkce fwhm.m, přičemţ výstup funkce zobrazí číselnou matici, která rozměrově i 
pozičně koresponduje právě s maticí, ve které probíhalo proměřování tomorovin (a 
tím pádem tedy i s prostorovou mapou PSF). Znázornění prostorově variabilní 
FWHM je provedeno pomocí barevně modulované mapy (funkce nazorne_fwhm.m a 
grs2rgb.m) a její vykreslení uvedeno v příloze 4. 
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7. Přehled výsledků 
Výsledkem této práce měl být návrh na zpracování dat pro zjištění výskytu 
nelinearit v průběhu zobrazování systémem OCT. Za tímto účelem byl aplikován jiţ 
v přecházející kapitole popsaný postup vedoucí k vytvoření mapy prostorového 
rozloţení PSF a následně i FWHM. Na většině pozicích můţeme pozorovat velmi 
podobné průběhy PSF s velice podobnou amplitudou pro axiální i laterální směr, coţ 
je jedině správné. Pro bliţší popis procesu zobrazení je však ţádoucí hodnotit i 
FWHM, které se jiţ v některých případech liší o trochu více. Jak je patrno z obr. č. 
15, pro některé pozice vyšlo FWHM stejně pro axiální i laterální směr, pro jiné se 
mírně lišilo, největší rozdíly mezi laterálním a axiální FWHM pro stejnou pozici 
dosahovali kolem 4 µm, coţ představuje odchylku ± 12,8 % z průměrné hodnoty 
všech FWHM (celkový průměr FWHM činí 31,3 µm, průměrná hodnota pro axiální 
směr je 31,4 µm, pro laterální 31,2 µm). Jediná výraznější odchylka pak byla pro 
pozici A_25, kde byl rozdíl mezi axiálním a laterálním FWHM roven 5,8 µm (coţ je 
±18,5 % z celkové průměrné hodnoty). Zajímavější však je, ţe aţ na pár výjimek se 
rozlišení zlepšovalo s posunem částice na niţší řádky v matici (při měření byla 
částice uvnitř fantomu samozřejmě stále ve stejném místě, docházelo pouze ke 
zvětšování vzdálenosti mezi povrchem fantomu a detektorem, čili paprsek musel 
urazit delší dráhu skrze atmosféru). 
 
Obr. 15: Výsledná prostorová distribuce FWHM v proměřované matici 4x5. 
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Tento výsledek, tedy zlepšení rozlišení při nastavení větší vzdálenosti 
zobrazovaného předmětu od detektoru (samozřejmě v patřičných mezích), částečně 
koresponduje s výsledkem, kterého dosáhli vědci z Národní fyzikální laboratoře 
(NPL) ve Velké Británii. Jejich experiment probíhal obdobným způsobem, avšak 
v daleko větším rozsahu – dokázali proměřit celý fantom a na základě získaných dat 
vytvořili prostorovou, barevně modulovanou mapu axiálního i laterálního rozlišení 
(příloha 4).  Jak je vidět z této mapy, jejich experiment prokázal lepší axiální rozlišení 
při zobrazování bodů, které byly vzdálenější od detektoru. V tomto ohledu 
zaznamenalo podobný výsledek i mé měření. 
Nelze tedy tvrdit, ţe proces zobrazení probíhal vţdy lineárně. Vykreslení PSF 
pouze potvrdilo jisté pochyby vzniklé jiţ v průběhu měření. Uţ při manuálním 
nastavování posuvného systému přístroje a ukládání dat bylo zaráţející, ţe se 
částice nezobrazuje zcela stejně v různých pozicích proměřované matice. Jako 
příklad uvádím průběhy získaných B-skenů při snímání v sedmi tomorovinách pro 
první a třetí řádek matice. Poţadovaná částice se zcela zobrazila ve všech 
proměřovaných tomorovinách u prvního řádku matice (obr. 16), naopak ve třetím 
řádku matice se částice nezobrazila v prvním skenu pro poslední sloupec matice a 
v poslední tomorovině se nezobrazila jiţ vůbec ve všech pozicích třetího řádku (obr. 
17). Pokud si uvědomíme, ţe posouvání všech tomorovin bylo prováděno 
s konstantním krokem (po 0,01 mm), pak je zřejmé ţe se částice rozhodně 
nezobrazovala ve všech pozicích stejně.  
Jak jiţ bylo zmíněno, z prostorové distribuce PSF a FWHM lze vypozorovat, 
ţe lepšího rozlišení bylo dosaţeno zpravidla pro niţší řádky v proměřované matici. 
Příčin takového chování můţe být více. Teoreticky by to mohlo být způsobeno 
špatným systémem vychylování měřicího paprsku, vzhledem k precizní konstrukci 
přístroje a především aplikací této technologie ve zdravotnictví je však tato varianta 
nepravděpodobná. Mnohem pravděpodobnější se jeví moţnost, ţe je toto chování 
zapříčiněno čistě vlastnostmi prostředí, ve kterém bylo snímání prováděno. Jak jiţ 
bylo zmíněno v teoretické části práce, v optice mají vlastnosti konkrétního prostředí 
vţdy velký vliv na průběh zobrazení, a lze předpokládat, ţe zobrazování bude 
probíhat vţdy trochu jinak pro rozdílné druhy prostředí.  
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Obr. 16: Upravené B-skeny v jednotlivých pozicích prvního řádku matice.  
 
 Obr. 17: Upravené B-skeny v jednotlivých pozicích třetího řádku matice. 
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Mé měření pravděpodobně nemohlo proběhnout zcela bezchybně, proto lze 
předpokládat, ţe i výsledky měření mohou být ovlivněny různými chybami. 
Nepřesnosti mohly nastat jiţ ze strany měřitele, a to během nastavování posuvného 
odměřovacího systému v průběhu snímání, kdy bylo potřeba přesné manipulace a 
vlivem nedbalosti mohlo být zapříčiněno ne vţdy zcela správné nastavení měřicího 
paprsku. Stejně tak i zvolená metoda má své nedostatky. Odhad PSF se spoléhá na 
aproximaci omezeným počtem bodů, stejně tak aproximace gaussovou křivkou není 
vţdy zcela ideální. V potaz je nutno brát i chyby měřicích přístrojů, resp. pomůcek. 
Například ručně vyrobená odměřovací fólie, připevněná na monitor pro rozdělení  
B-skenu na matici nejspíše nebyla geometricky stoprocentně přesná. Zmínit můţeme 



















Má práce volně navazuje na loňský semestrální projekt, který shrnuje 
problematiku zobrazovací metody optické koherentní tomografie. Bakalářská práce 
rozšiřuje semestrální projekt o některé teoretické části, podrobněji se zabývá 
především zpracováním signálu v průběhu akvizice dat u optické koherentní 
tomografie.  
Praktický přínos práce spočívá ve zpracování souboru naměřených dat. Bylo 
objasněno kódování názvosloví, které je nezbytné pro pochopení a přehlednost 
lokalizace pořízení jednotlivých snímků. Vyhodnocení snímků v rámci absolutního 
měření ukázalo, ţe zobrazovací systém provádí akvizici dat s jistou mírou zkreslení. 
Přestoţe v průběhu získávání dat i jejich následného zpracování mohlo dojít k jistým 
chybám (chyby měřitele, chyby zvolené měřicí metody, náhodné chyby, apod.), 
výsledek práce povaţuji za pozitivní vzhledem k tomu, ţe prostorová variabilita PSF 
resp. FWHM v axiálním směru se ukázala velice podobná té, kterou u stejného typu 
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Seznam vzorců, vztahů a obrázků 
 
Použité vzorce a vztahy 
(1)  E = ER + EM   
    – převzato ze zdroje [3] 
(2)    
    – převzato ze zdroje [8]  
(3)    
    – převzato ze zdroje [8]  
(4)    
    – převzato ze zdroje [8]  
(5)    
    – převzato ze zdroje [8]  
(6)    
    – převzato ze zdroje [10]  
(7)    
    – převzato ze zdroje [10]  
(8)    









Obr. 1:   Barevný snímek z OCT, zobrazující různé tkáně dle jejich reflektivity.   
– staţeno z <www.wikipedia.org> 
 
Obr. 2:   Nákres principu Michelsonova interferometru.  
– převzato ze zdroje [4] 
 
Obr. 3:   OCT od firmy THORLABS.  
– převzato ze zdroje [7] 
 
Obr. 4:   Znázornění point spread fantomu v pravoúhlém souřadnicovém systému  
     s pomyslným počátkem uvnitř fantomu. 
Obr. 5:   Znázornění rozdělení 2. kvadrantu fantomu (v rovině YX) na další části,  
     resp. matici, kdy v kaţdém poli je umístěna další pomyslná matice, avšak  
     v rovině YZ (tedy kolmo na rovinu YX) kde probíhalo zobrazování dílčích  
     tomorovin (tedy posuv ve směru osy x) v příslušných sektorech. 
– vlastní tvorba 
 
Obr. 6:   A_21_00  
Obr. 7:   A_21_01  
Obr. 8:   A_21_02  
Obr. 9:   A_21_03  
Obr. 10:   A_21_04  
Obr. 11: A_21_05  
Obr. 12: A_21_06 
– vybrané B-skeny získané v průběhu měření na školním přístroji 
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Obr. 13: Ukázka nulování neţádoucích částic na pozici A_11 v šestém řezu.  
Obr. 14: Odhad PSF v axiální směru na pozici A_11. 
Obr. 15: Výsledná prostorová distribuce FWHM v proměřované matici 4x5. 
Obr. 16: Upravené B-skeny v jednotlivých pozicích prvního řádku matice. 
Obr. 17: Upravené B-skeny v jednotlivých pozicích třetího řádku matice.  














 - 51 - 
 
 Seznam zkratek a příloh 
Použité zkratky: 
3D OCT - OCT s moţností zobrazení získaných dat v trojrozměrné podobě 
AO  - adaptivní optika 
CCD  - druh detektoru, často vyuţívaného u digitálních zobrazovacích sytémů 
CT  - výpočetní tomografie 
FWHM - šířka v polovině maxima, parametr pouţívaný k popisu rozlišovací  
     schopnosti zobrazovacích systémů 
ISAM  - interferometrická mikroskopie s umělou aperturou 
MRI  - zobrazovací systém magnetické rezonance 
NPL  - Národní fyzikální laboratoř ve Velké Británii, mezinárodně uznávaný  
     ústav zabývající se měřením fyzikálních veličin a vývojem měřicích  
     technik 
OCT  - optická koherentní tomografie 
PSF  - odezva zobrazovacího systému na jednotkový impulz  
SLD  - superluminiscenční dioda 
UHR OCT - OCT s vysokým rozlišením 
Vložené přílohy: 
Příloha 1: Blokové schéma průběhu zpracování naměřených dat. 
Příloha 2: Výsledný odhad PSF (axiální směr) v jednotlivých proměřovaných 
  pozicích. 
Příloha 3: Výsledný odhad PSF (laterální směr) v jednotlivých proměřovaných 
  pozicích. 
Příloha 4:  Srovnání barevně modulované mapy prostorové distribuce FWHM 
                     (měření v malé části fantomu v rámci zvolené matice) s výsledky,  
                     které prezentovali vědci z NPL (jejich barevně modulovaná mapa,  
                     získaná ze zdroje [11], vychází z mnohem většího počtu dat  
            a vztahuje se na celý fantom). 




























Příloha č. 1: Blokové schéma průběhu zpracování naměřených dat. 
SNÍMKY Z ABSOLUTNÍHO MĚŘENÍ 
ULOŢENÍ SNÍMKŮ DO BUNĚČNÝCH POLÍ 
OŘÍZNUTÍ 
PŘEVOD NA BINÁRNÍ HODNOTY 
MANUÁLNÍ FILTRACE 
VYKRESLENÍ UPRAVENÝCH ŘEZŮ 
POČÍTÁNÍ TEŢIŠTĚ 
POČÍTÁNÍ PIXELŮ (AXIÁLNÍ / LATERÁLNÍ SMĚR) 
INTERPOLACE BODŮ 
PROLOŢENÍ GAUSSOVOU FUNKCÍ 
VYKRESLENÍ ODHADU PSF 
VÝPOČET FWHM 
ZNÁZORNĚNÍ ROZLOŢENÍ PROSTOROVĚ VARIABILNÍ FWHM 









































































































































Barevná modulace distribuce FWHM v celém fantomu (vytvořeno v NPL) 
 
Příloha č. 4: Srovnání barevně modulované mapy prostorové distribuce FWHM 
                      (měření v malé části fantomu v rámci zvolené matice) s výsledky,  
                      které prezentovali vědci z NPL (jejich barevně modulovaná mapa,  
                      získaná ze zdroje [11], vychází z mnohem většího počtu dat  
                    a vztahuje se na celý fantom). 
